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En  este  trabajo  se  describe  el  diseño,  síntesis  y  caracterización  de  diferentes 
biomateriales y su posible aplicación en biomedicina. Se ha hecho especial énfasis 
en resaltar  la  importancia que  tienen  la estructura,  la  composición y  la actividad 
superficial en las propiedades finales del biomaterial. 
 
Así,  se  ha  desarrollado  un  biomaterial  biodegradable  y  elastomérico,  altamente 
poroso, con una gran interconectividad que permite la difusión de nutrientes y de 
células, una vez sea  implantado. La viabilidad de este material  se ha demostrado 
tanto  en  ensayos  in  vitro  como  in  vivo.  La  síntesis  del  mismo  se  ha  realizado 
mediante  calefacción  asistida  por microondas,  lo  que  ha  permitido  una  reacción 




de  45°C,  que,  al  enfriarse  hasta  los  37°C,  se  endurece  y  puede  emplearse  como 
soporte estructural a la vez que actúa como liberador de fármacos. La aplicación de 
dicho  material  como  cemento  óseo  mejora  los  problemas  de  biocompatibilidad, 
tanto  de  composición  como mecánica,  de  los  actuales  productos  en  el  mercado, 
abriendo una nueva vía de aplicación de este tipo de materiales. Por otro lado,  el 
compuesto  desarrollado  se  ha  ensayado  en  aplicaciones  bioadhesivas,  donde  ha 
demostrado unos excelentes resultados en la unión de tejido intestinal.  
 
Por  último,  se  ha  conseguido  desarrollar  una  superficie  con  capacidad  de 
reprogramar células con el simple contacto entre la célula y la superficie. Con esta 







En  aquest  treball  es  descriu  el  disseny,  síntesi  i  caracterització  de  diferents 
biomaterials i  la seva possible aplicació en biomedicina. S'ha fet especial èmfasi a 
ressaltar  la  importància  que  tenen  l'estructura,  la  composició  i  l'activitat 
superficial en les propietats finals del biomaterial. 
 
Així,  s'ha  desenvolupat  un  biomaterial  biodegradable  i  elastomèric,  altament 
porós,  amb  una  gran  interconnectivitat  que  permet  la  difusió  de  nutrients  i  de 
cèl·lules, un cop sigui implantat. La viabilitat d'aquest material s'ha demostrat tant 
en  assaigs  in  vitro  com  in  vivo.  La  síntesi  del  mateix  s'ha  realitzat  mitjançant 




45°C,  que,  en  refredar  fins  als  37°C,  s'endureix  i  pot  emprar  com  a  suport 







Finalment,  s'ha  aconseguit  desenvolupar  una  superfície  amb  capacitat  de 
reprogramar cèl·lules amb el simple contacte entre la cèl·lula i  la superfície. Amb 







This  paper  describes  the  design,  synthesis  and  characterization  of  different 
biomaterials  and  their  possible  applications  in  biomedicine,  highlighting  the 
importance  of  the  structure,  composition  and  surface  activity  in  the  final 
properties of the biomaterial. 
 
Thus,  a  biodegradable  and  elastomeric  biomaterial,  highly  porous, with  a  strong 
interconnectivity  that allows diffusion of nutrients and cells, once  it  is  implanted 
has been developed. The feasibility of this material has been demonstrated both in 
vitro  and  in  vivo  assays.  The  synthesis  has  been  performed  using  microwave‐
assisted  heating,  which  has  allowed  a  faster  reaction  without  catalysts  and 
avoiding the later stages of purification. 
 
It  has  also  been  developed  a  biodegradable  and  injectable  material,  at 
temperatures of 45°C, which, when cooled to 37°C, it hardens and can be used as 
structural support while acting as drug delivery. The application of such material 
as  bone  cement  avoid  biocompatibility  problems,  both  in  composition  and 
mechanicas,  of  the  current  products  on  the  market,  opening  a  new  way  of 
application of such material. On the other hand, the compound has been tested in 





















































































































































































ha  desarrollado  como  herramienta  principal  para  regenerar  tejidos  dañados 
combinando células provenientes del cuerpo con materiales altamente porosos, los 
cuales actúan como soporte para la ingeniería tisular guiando el crecimiento de los 
nuevos  tejidos.  Como  es  bien  sabido,  los  tejidos  biológicos  constan  de  células, 
matriz extracelular y sistemas de señalización, los que juegan un rol importante en 
la  activación  diferencial  de  los  genes  en  cascada,  para  la  construcción  y 
diferenciación del tejido.  
 
El  campo  de  la  ingeniería  de  tejidos  es  altamente  multidisciplinar  y  engloba 
especialistas  de  ramas  como  clínica  médica,  ingeniería  mecánica,  ciencia  de 
materiales, genética y disciplinas relacionadas con la ingeniería y las ciencias de la 
vida.  La  ingeniería  de  tejidos  se  apoya  en  gran medida  por  el  uso  de    andamios 
(scaffolds)  para  obtener  el  ambiente  apropiado  en    la  regeneración  de  tejidos  y 
órganos. Esos andamios actúan como soporte para la formación del tejido, donde 
normalmente  se  siembran  células  y  factores  de  crecimiento.  Estos  composites, 












estado  dinámico  multicelular  de  los  tejidos  está  regulado  por  las  interacciones 
moleculares  recíprocas  entre  las  células  y  sus  alrededores.  Este  microambiente 
extracelular  esta  constituido  por  proteínas  hidratadas  y  redes  de  geles  de  base 
proteoglicanas que comprenden señales físicas además de las interacciones célula‐
célula. Pero además, también entran en juego enlaces específicos de estas señales 
con  los  receptores  células‐superficie  induciendo unas  cascadas  complejas dentro 
de  la  célula  que  convergen  para  regular  la  expresión  celular,  estableciendo  el 
fenotipo  celular  y  directamente  la  formación  del  tejido,  la  homeostasis  y  la 
regeneración  [1].  La  lista de  señales no  está  resuelta  en  su  totalidad por  la  gran 
cantidad  y  complejidad  que  existe  en  ello.  Entre  otros  están  PLC,  fosfolipasas  C, 
GAGs,  Ras,  Pl3K,  glycosaminoglycanos,  PGs,  Proteoglicanos,  CAMs,  moléculas  de 
adhesión celular [2] (Figura 1.2). 
 




Figura  1.2:  Esquema  de  la  interacción  que  se  produce  entre  las  células  y  con  el  microambiente  de 
señalización celular [2]. 
Dentro  de  la  ingeniería  de  tejidos,  una  de  las  terapias  más  utilizadas  es  la 
implantación autóloga de las células, que consiste en la implantación de las propias 
células del paciente. La estrategia de la ingeniería tisular para reparar o regenerar 
un  tejido  dañado  consiste  en  obtener  una  biopsia  celular  del  paciente,  aislarla  y 
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expandirla  en  cultivos  celulares  de  dos  dimensiones  para  obtener  una  cantidad 
suficiente  de  células  que  después  se  pasarán  a  una  estructura  tridimensional 
porosa y biodegradable que actuará como andamio (Scaffold) para la formación del 
nuevo  tejido.  Esta  estructura  se  fabrica  para  permitir  la  adhesión  celular,  la 
proliferación,  la migración y  la diferenciación y,    así,   desarrollar el nuevo  tejido. 
Este  composite  (andamio‐célula)  será  implantado  posteriormente  sobre  la  zona 
dañada que se desea regenerar, consiguiendo con esto una estructura homogénea 











determinante  en  la  eficacia  del  mismo.  Por  ello,  es  fundamental  desarrollar 
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biomateriales  que  permitan  construir  el  andamio  con  la  forma  y  la  composición 
deseadas. 
 
 De  todas  maneras,  debe  indicarse  que  la  utilización  de  biomateriales  no  es 
exclusiva de la medicina moderna. A lo largo de 
la  historia  existen  muchas  menciones  a 
materiales utilizados en medicina. Ya en el año 
1881    Étienne‐Jules  publicó  unos  estudios 




Curiosamente  ya  en  el  siglo  XVII  se 
desarrollaron  materiales  para  trasplantes.  Se 
tiene constancia que fue en este siglo cuando se 
utilizaron  los  primeros  metales  con  aplicación 
directa  en medicina.  En  la  Figura  1.5  se  puede 
ver  la evolución de  los materiales aplicados en 
medicina  a  lo  largo  de  los  siglos.  Durante  los 
primeros años y hasta bien entrado el siglo XX, se comenzaron a utilizar materiales 
metálicos,    concretamente  en  la  II  Guerra  Mundial,  que  se  produjeron  grandes 
avancen en la ciencia de los implantes con el uso de los primeros polímeros como 
los  acrilatos.  Desde  la  II  guerra  mundial  hasta  principios  de  los  años  60,  hubo 
pocos  pioneros  que  desarrollaron  y  comercializaron  polímeros  y  metales 




composición,  la  pureza  y  las  propiedades  físicas  de  los  mismos.  Estos  nuevos 
materiales  se  desarrollaron  de  nuevo  para  su  uso  específico  en medicina,  como 
polímeros  biodegradables  y  cerámicas  activas.    Transcurridos  los  años  se  fue 
mejorando  y  ampliando  el  conocimiento  en  la  medicina  regenerativa  y  la 
interacción de  los materiales  con  las  células y  los  tejidos,  y  los polímeros que  se 
Figura 1.4: Dibujo de un corazón artificial 
del siglo XIX [ref]  












Desde  el  punto  de  vista  moderno,  se  designa  como  biomaterial  a  aquellos 
materiales  utilizados  en  la  fabricación  de  dispositivos  que  interactúan  con  los 
sistemas biológicos y que se aplican en diversas especialidades de la medicina. El 
uso de los biomateriales se ha extendido en gran medida cumpliendo funciones a 
lo  largo  de  todo  el  cuerpo  humano.  Hoy  en  día,  la  ciencia  y  la  ingeniería  de  los 
biomateriales  son  actividades  multidisciplinarias  que,  tanto  en  el  campo  de  la 
investigación  y  el  desarrollo  como  en  el  de  la  industria  y  la  aplicación  clínica, 
engloban  a  un  gran  número  de  personal  cualificado  con  distintos    perfiles  como 
médicos, ingenieros, biólogos, químicos. 
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2015‐2029  Desfavorable  Muy desfavorable  Gran Escala 
           
 
Como  se  puede  ver  en  la  Tabla  1.1,  uno  de  los  principales  problemas  de  la 
ingeniería  de  tejidos  y  más  concretamente  en  los  biomateriales,  es  el  entorno 
desfavorable  en  la capacidad empresarial de los proyectos a la hora de llevarlos a 
cabo  de  forma práctica  y  de  comercializarlos.  Esta  problemática  se  extiende  por 
toda Europa pero en especial es España.  
Así por ejemplo, los desarrollos en nuevos materiales pueden tener implicaciones a 
largo plazo  en  el  sistema  sanitario.  Con una población  envejecida  (el  número de 
adultos jubilados se prevé que se incremente en un 50% para el 2025, llegando a 
tener un promedio superior al 30% de ciudadanos por encima de  los 60 años) y 
una  esperanza  de  vida mayor  (Figura  1.6),  según  la  organización mundial  de  la 
salud, los beneficios de los Biomateriales en la calidad de vida de los pacientes es 
primordial.  Actualmente,  se  han  desarrollado  alrededor  de  2.700  tipos  de 
dispositivos médicos  considerados como Biomateriales. En USA se estima que se 
implanten unos 3 millones de prótesis anuales, generando un mercado de más de 












se  ha  comentado  con  anterioridad,  apuntan  al  uso  de  la  terapia  génica  para 
regenerar tejidos y en la observación de la naturaleza para imitar su composición 







este  apartado  las  consideraciones  básicas  para  el  correcto  diseño  de  un 
biomaterial. En primer lugar, debe afirmarse que para entender el funcionamiento 
de  un  biomaterial,  deben  tenerse  en  cuenta  tres  aspectos  fundamentales, 























uso  temporal    o  permanente  o,  en  función  de  si  su  localización,  es  intra  o 
extracorpórea.  Desde  el  punto  de  vista  de  su  función,  se  pueden  distinguir  los 
dispositivos  destinados  al  soporte[6],  al  diagnóstico  [8]  o  al  tratamiento  [9]. 
Asimismo,  algunos  materiales  contienen  fármacos  y  son  considerados 
medicamentos,  incluso  pueden  incluir  células  vivas  y  constituir  los  llamados 
biomateriales híbridos[10]. 
  
Dentro  de  esta  amplia  clasificación,  al  intentar  describir  de  forma  resumida  el 
campo de los biomateriales, el principal problema con el que uno se encuentra es 
la  gran  diversidad  de  desarrollos  y  aplicaciones  finales  (Figura  1.8).  Por  ese 
motivo,  se  ha  preferido  en  este  texto  realizar  una  primera  clasificación  de  los 











sería  la  quinta  clase  que  son  los  materiales  compuestos  (también  composites), 
como los formados por el poli (ácido láctico) con hidroxiapatita donde el primero 
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Dentro  de  esta  tesis  solo  se  tomaran  en  consideración  los  polímeros,  los 





Para  poder  explicar  el  comportamiento  de  los  biomateriales  y  predecir  sus 
propiedades  se  debe  comprender  en  primer  lugar  su  estructura  atómica, 
microscópica  y  macroscópica.  Los  polímeros  se  pueden  dividir  en  tres  grandes 
grupos, polímeros termoplásticos, termoestables o elastoméricos. Los primero son 
polímeros compuestos por cadenas poliméricas unidas entre sí por fuerzas débiles 






Por  otro  lado  se  encuentran  los  polímeros  termoestables,  los  cuales,  presentan 
unas cadenas poliméricas unidas entre sí por enlaces covalentes (reticulación)  lo 
que  le  confiere  unas  características  diferentes  en  función  del  grado  de  estos 
enlaces (Figura 1.9). Las principales características de estos polímeros son que no 








termoestables  de  bajo  grado  de  reticulación,  pero  pueden  ser  también 
termoplásticos.    Las  largas  cadenas  poliméricas  se  enlazan  durante  el  curado 
permitiendo  la  unión  de  las  mismas  y  originando  que  tengan  una  estructura 














Los  polímeros  solubles  en  agua  se  pueden  usar  para  una  gran  variedad  de 
aplicaciones.  Se  pueden  absorber  o  unir  covalentemente  sobre  la  superficie 
para hacer el material más hidrofílico, menos trombogénico, y con una mayor 
lubricación.  Se  pueden  usar  también  como  recubrimientos  protectores  para 
prevenir daños durante operaciones. Por ejemplo,  el  ácido hialurónico  se usa 
en operaciones oftalmológicas para prevenir el daño de la córnea y el iris. Estos 
polímeros  pueden  entrecruzar  sus  cadenas  para  formar  hidrogeles  para 
reemplazar  tejidos  blandos  o  incluso  para  aplicaciones  de  liberación  de 
fármacos. Algunos de los biopolímeros solubles en agua más utilizados son Poly 
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Los  polímeros  gelificantes  son  polímeros  en  solución  que  se  transforman  en 
una estructura en red rígida con un cambio en la temperatura o por adición de 
agentes iónicos reticulantes. Esta clase de polímeros se usan ya que se pueden 
formar  en  condiciones  templadas.  Estos  polímeros  pueden,  por  tanto,  ser 
usados para inmovilizar células para inyectarlos in vivo. Normalmente, se usan 




Los  hidrogeles  son  materiales  que  se  hinchan  cuando  están  en  ambientes 
acuosos.  Muchos  materiales  naturales  como  el  colágeno  o  el  quitosano 
absorben  grandes  cantidades  de  agua  y  pueden  ser  considerados  también 
hidrogeles. Los hidrogeles deben su comportamiento a la gran movilidad de las 
cadenas gracias a la presencia del agua. Sus propiedades mecánicas dependen 
de  la  cantidad  de  agua  que  posean.  El  módulo  elástico  y  el  límite  elástico 
decrece  con  el  contenido  del  agua,  mientras  que  la  elongación  aumenta  al 




Las  siliconas  [30‐32]  y  los  poliuretanos  [33‐36]son  dos  de  las  clases  de 
elastómeros usados para aplicaciones in vivo. Ambos son polímeros versátiles 
con un rango ancho de propiedades mecánicas. Los poliuretanos tienden a ser 
más  rígidos y  fuertes que  las  siliconas, mientras que éstas  son más  inertes y 





  Introducción 
 
  17 
Muchos  de  los  polímeros  rígidos  y  bioinertes  son  plásticos  que  han  sido 













Poliglicolico  10000  1.000  35‐40  225‐230 
Poli (L‐Lactide)  8000‐12.000  600  60‐65  173‐178 
50/50 poli (DL‐
Lactide‐co‐Glicolide) 
6.000‐8.000  400  45‐50  Amorfo 
poli (DL‐Lactide)  4.000‐6.000  400  55‐60  Amorfo 
Policrapolactoana  3.000‐5.000  50  ‐65  58‐63 
Poli (3HB)  5.800  500  4  177 
Poli (3HB‐co‐20%3HV)  4.600  170  ‐1  145 
Poli (4HB)  15.100  33  ‐50  60 





Dentro  de  la  clasificación  que  se  ha  hecho  anteriormente  de  los  compuestos 
principales están los biomateriales cerámicos bioactivos, que, a su vez, se procesan 
en  cuatro  tipos  fundamentales  de  superficies  y  propiedades  asociadas  a  las 
adhesión  celular  [39]  (1)  completamente  densos,  cerámicas  cristalinas 
relativamente inertes que se adhieren al tejido  (2) porosas, relativamente inertes 
donde  el  tejido  crece  en  los  poros,  creando  una  atracción  mecánica  entre  el 
implante y el tejido. (3) Complemente densos, con una superficie reactiva,  la cual 
atrae  el  tejido  vía  enlaces químicos.  (4)  cerámicas  reabsorbibles que  se  integran 
con el tejido y eventualmente se sustituyen por un nuevo tejido. 
 
El  concepto  de  bioactividad  para  los  biomateriales  cerámicos  viene  dado  por  la 
hipótesis  de  que  la  biocompatibilidad  del  implante  es  óptima  si  permite  la 
formación  de  un  tejido  normal  sobre  su  superficie  y  si  establece  una  interfase 
continua para soportar  las cargas que sufre el  lugar donde   esta sito  la cerámica. 
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Existen  tres  tipos  principales    de  biocerámicas:  Cristales  cerámicos  y  cristales 
bioactivos,  cerámicas de  fosfatos de calcio y composites de cristales y cerámicos. 
Además se pueden incorporar factores de inducción para aumentar la bioactividad. 






Los  cristales  bioactivos  (bioactive  glasses)  se  usan  de  muchas  formas 
diferentes,  como  implantes  en  bruto,  como  recubrimiento  de  metales  o 




o  el  A‐W  glass‐ceramic,  el  cual  está  formado  por  oxiapatita  cristalina, 
fluoroapatita y Beta‐Wollastonita en la matriz cel cristal.[41, 44, 45]. 
• Cerámicas de fosfato de calcio 
Este  tipo  de  biocerámicas  con  la  fórmula  química  M10(XO4)6Z2  han  sido 
ampliamente  estudiadas  como  un  biomaterial  relevante.  La  apatitia  más 
conocida  y  más  estudiada  para  usos  en  medicina  y  odontología  es  la 
hidroxiapatita  Ca10(PO4)6(OH)2  pudiendo  tener  dos  estructuras  principales 
(Figura 1.10).  




Figura  1.10:  Esquema  de  las  dos  estructuras  cristalinas  de  la  hidroxiapatita  (a)  hexagonal  (b) 
monoclinica [46] 
 
Se ha generalizado el uso de de  la hidroxiapatita  sintética  como biomaterial, 
debido a  su similitud con  la  fase mineral del hueso y  los dientes. Además de 






por  ello,  en  la  fabricación de  estos materiales muchas  veces  las propiedades 
que se deben cumplir  son un poco  restrictivas. Los  composites biocerámicos 
surgen  para  solucionar  estos  problemas  y  aumentar  las  propiedades 
mecánicas  de  los materiales  bioactivos.  Existen  tres  aproximaciones  para  el 
uso  de  los  composites  biocerámicos:  (1)  usar  la  respuesta  biológica  de  las 
biocerámicas,  pero  recargando  la  cerámica  con  una  segunda  fase  para 
aumentar  las propiedades mecánicas  (2) utilizar  los materiales biocerámicas 
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ello  para  conseguir  esa  característica  se  combinan  los materiales.  Un  composite 
principalmente consta de las siguientes partes: 
• Matrices 
La  matriz  en  un  composite  es  la  fase  continua  del  total,  la  cual  envuelve 
parcialmente o en su totalidad la fase de refuerzo. Esto permite que las fibras o 
partículas  estén  en  su  estado  y  en  su  dirección,  otorgando  las  propiedades 
finales  del  material.  La  matriz  también  aplica  la  carga  sobre  el  refuerzo  y 
redistribuye el estrés.  
• Fibras 
La gran mayoría de materiales  son más  fuertes y  resistentes  en  su  forma de 
fibras.  Esto  explicaría  el  uso  de  fibras  en  el  diseño  de  un  composite, 




tales  como  la dureza o  la Resistencia. Otras propiedades  como  la  estabilidad 
dimensional,  el  aislamiento  eléctrico,  o  la  conductividad  térmica,  se  pueden 
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estructura en  la que  se presentan y  la  forma en  la que  se van a  implantar. En  la 
regeneración de tejidos hay dos aspectos estructurales importantes, por un lado, el 
microambiente  en  el  que  se  encuentra  el  biomaterial  y,  por  otro  lado,  la  carga 
estructural  que  ha  de  soportar  (ambas  se  verán  en  el  capítulo  1  de  la  tesis). 
Aunque  los  biomateriales  se  pueden  presentar  para  muchas  otras  aplicaciones 




La  estructura  es  importante  dado  que  define  sus  propiedades  mecánicas.  Para 
realizar  una  apropiada  guía  para  regeneración  de  tejidos,  un  biomaterial  debe 
satisfacer  los  requerimientos  estructurales  del  tejido  nativo.  Para  cada  tipo  de 
tejido  y  aplicación,  el  implante  se  debe  diseñar  con  la  arquitectura  física  y  las 
propiedades  mecánicas  y  químicas  apropiadas  para  ayudar  a  conservar  las 
funciones  del  implante.  En  la  tabla  se  recogen  ejemples  de  aproximaciones  que 
utilizan estas propiedades para regeneración de tejidos .[46] 
 











Tamaño  Fibras de PGA  Transplante SMC  [51] 
  Sustrato de Agar  Crecimiento en 3D  [52] 




Tridimensionalidad  Parcitulas de alginato  Cultivo de hepatocitos en 3D  [55] 














  PPF con PLGA  Regeneración de huesos  [60] 
Cargas mecánicas  PGA/poli‐4‐hidroxibutirato   Ingertos vasculares  [61] 


































La  forma  que  presentan  los  biomateriales  debe  ser  dictada  en  función  de  la 
aplicación  a  la  que  van  destinados.  Para  facilitar  el  crecimiento  in  vitro  e  in 
vivo  de  células  se  forman  finos  films  de  materiales  naturales  y  polímeros 
como, por ejemplo,  films de PLGA [49] que se usan para el cultivo de células 
epiteliales,  o,  el  colágeno,  para  hepatocitos  [71]  fibroblastos  y  células 





implantado.  El  scaffold  se  puede  construir  con  un  detalle  micrométrico 
permitiendo  la construcción  ingenieril del  tejido para cada paciente de  forma 
independiente  [74].  Estos  estudios  ilustran  la  gran  variedad  de  métodos 
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disponibles para  la  creación de casi  cualquier  tipología de material que  fuese 
necesaria.  
Otra tipología de biomateriales son los materiales continuos para liberación de 
factores  de  crecimiento  o  de  fármacos  o,  incluso,  liberación  controlada  de 
células. Para actuar como liberador de fármacos o factores de crecimiento, las 
formas más  usadas  son  las microparticulas,  nanoparticulas  o  los microtubos. 
Por  ejemplo,  microparticulas  de  poli  (etilen  glicol)  PEG‐PLGA  se  cargan  con 




El  buen  funcionamiento  del  biomaterial  depende  principalmente  de  la 
estructura de los andamios usados para ingeniería tisular. Los andamios deben 
tener una estructura porosa interconectada, y una alta porosidad para permitir 
la  difusión  de  nutrientes  a  las  células  dentro  de  la  construcción  y  para  la 




tema  de  eliminación  de  residuos  es  muy  importante  para  la  correcta 










a  este  cuerpo  extraño.  Este mecanismo  es  lento,  suele  llevar  3  semanas  para 
scaffolds  de  PLLA  relativamente  pequeños  (5mm)  [80].  La  distancia  a  donde 
llegan  estas  vascularizaciones  es  importante  tenerla  en  cuenta  a  la  hora  del 
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Se  ha  demostrado  que  el  cultivo  en  dos  dimensiones  (2D)  o  en  tres 
dimensiones afecta al  fenotipo celular. El  cultivo de hepatocitos en partículas 
de  alginato  (400 μm  de diámetro)  segregan más  albumina,  fibronectina,  α‐1‐
antitripsina, α‐1‐ácido glicoproteína, y protrombina que el cultivo en sistemas 
similares en 2D. Además los niveles producidos por las células en partículas de 
alginato    se  aproximan  más  a  los  hepatocitos  normales  obtenidos  in  vivo, 
quizás  porque  la  estructura  celular  3D  es  mucho  más  similar  a  la  que  se 
encuentra  in  vivo  [55].  Estas  diferencias  pueden  ser  el  resultado  de  la 
interacción entre las integrinas y los receptores, los eventos producidos por las 
señales,  y  la  diferente  composición de  las  proteínas  de  la matriz  extracelular 







La modificación  de  la  topografía  superficial  y  la  rigidez  del  material  es  otro 
punto  que  mejora  la  interacción  entre  el  implante  y  el  tejido.  Cuando  la 
topografía  de  una  matriz  extracelular  subendotelial  se  reproduce  con  un 
poliuretano  biomédico,  las  células  endoteliales  aorticas  bovinas  se  extienden 
más rápido y con una apariencia mucho más similar a las células cultivadas en 










Por  último,  un  aspecto  fundamental  en  un  biomaterial  es  el  mimetismo  con  el 
ambiente celular, o lo que es lo mismo la interacción célula‐superficie. La respuesta 
biológica  al  biomaterial  se  controla  mediante  la  química  y  la  estructura  de  la 





de  las  células  en  un  biomaterial.  La  mayoría  de  las  células  mamarias  se 
adhieren  exclusivamente  a  superficies  que  tengan  receptores  apropiados  al 
efecto. En el caso de no tener estos receptores, como es el caso de la mayoría 
de  los  biomateriales  sintéticos,  estas  células  no  se  adhieren.  Sin  embargo,  la 
absorción de proteínas en biomateriales da como resultado la adhesión celular 
sobre  la  superficie  con  una  orderada  hidrofilicidad  (20º  a  40º  de  ángulo  de 




Además  de  la  hidrofilicidad  superficial,  otro  punto  importante  para  la 
adhesión celular es la carga positiva de la superficie. Los polímeros que poseen 
cargas  positivas  en  la  superficie  a  pH  fisiológico,  aproximadamente  7.4, 
aumenta la adhesión de las células y el crecimiento en presencia de proteínas 
[87].  Las  células  prefieren  superficies  hidrofílicas  y  cargadas  positivamente 
que  unas  superficies  neutras  o  negativas  [88].  Algunos  ejemplos  demuestra 
que  los  condrocitos  aumentan  su  adhesión  es  superficies  de  PLLA  o  PGLA 
recubiertas  con  polilisina  (proteína  cargada  positivamente)  [67].  Por 




integración,  la  modificación  superficial  cobra  su  sentido  de  modo  que  podamos 




del  material  actúa  como  soporte.  En  la  Figura  1.12  se  muestran  las  principales 
formas de modificación superficial. En general, la modificación superficial se divide 













compuestos activos para que  reaccionen de  forma espontánea y  se queden en  la 




en  sistemas  orgánicos  e  inorgánicos.  Un  ejemplo  reciente  de  esto,  es  un  trabajo 
















La  presente  tesis  nace  de  las  dificultades  en  el  desarrollo  de  biomateriales,  la 
necesidad  de  nuevos materiales  biocompatibles  con  propiedades  equivalentes  a 
los  no  biocompatibles  y  el  desarrollo  de  materiales  que  presenten  señalización 
celular .  
 
Por  consiguiente,  el  objetivo  de  la  tesis  es  el  desarrollo  de  una  serie  de 
biopolímeros  avanzados  con  capacidad  regeneradora  y  reparadora.  Para  ello,  se 
toman  los  tres  aspectos  fundamentales  anteriormente  descritos  para  los 
biomateriales. En todos estos aspectos se integrará la cuarta característica que son 
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La  industria  de  los  biomateriales,  tal  y  como  se  ha  comentado  en  el  capítulo 




va a  rodear. Aunque  la administración de células por si  solas  tiene potencialidad 
para  curar  ciertos  tipos  de  enfermedades,  es  necesario  estimular  dichas  células 
para la formación de nuevos tejidos o estimular a las células locales para reponer 
los  tejidos  dañados  [1].    Para  obtener  una  correcta  integración  de  los  nuevos 
sistemas  son  necesarios  unos  soportes  inteligentes  fabricados  con  biomateriales 
que actúen como andamios para el  crecimiento, no solo en el  soporte  físico,  sino 
también  en  la  integración,  favoreciendo  la  diferenciación  y  el  crecimiento 
tridimensional. 
 
El  desarrollo  de  andamios  (scaffolds)  que  permitan  la  adhesión  celular  y  el 
crecimiento de tejidos ha ganado especial  importancia en los últimos 10 años [2‐
5].  Inicialmente,  eran  los  biopolímeros  orgánicos,  especialmente  el  colágeno,  los 
más  usados  como  componentes  principales  para  tales  andamios  [6,  7].  Sin 
embargo,  estos  materiales  tienen  limitaciones  desde  el  punto  de  vista  de  sus 
propiedades  mecánicas  (especialmente  cuando  son  sometidos  a  cargas  de 
estrés)[8]. 
 
Se  han  realizado  muchos  esfuerzos  para  intentar  solventar  estas  limitaciones 
desarrollando  polímeros  sintéticos  que  intenten  solucionar  los  problemas 
descritos  por  los  biopolímeros  naturales.  Estos  polímeros  deben  ser 










en  la  industria, pero con una biodegradabilidad que  les permite ser usados como 
biopolímeros. Poseen propiedades como la compresión y la deformación, las cuales 
dan al material utilidad en aquello en  lo que dichas propiedades mecánicas  sean 
necesarias.  Por  ejemplo,  pueden  ser  usados  para  solventar  problemas  donde  el 
comportamiento  elástico  sea  importante  para  unir  la  columna  vertebral,  o  para 
desarrollar manguitos elastomérico para reemplazar venas dañadas [10]. 
 
Los  dispositivos  fabricados  con  materiales  biodegradables  presentan  grandes 
ventajas y son una buena alternativa para fijaciones internas temporales, así como 





este  tipo  de  materiales  es  el  hecho  de  que  los  dispositivos  de  cirugía 
biodegradables  no  requieren  una  operación  para  eliminar  el material,  lo  que  es 
sustancialmente beneficioso, tanto económicamente como para la calidad de vida y 
seguridad del paciente. Además, la   corrosión, el fallo por fatiga y la liberación de 
iones  metálicos,  tales  como  el  níquel  o  el  cromo,  causada  por  perdidas  del 
implante,  pueden  ocasionar  reacciones  alérgicas  o  cualquier  otro  malestar  en 




desarrollado  recientemente  por Guillermo Ameer  y Robert  Langer,  el  cual  reúne 
unas  buenas  características  de  interés  tanto  de  elasticidad  como  de 
biodegradabilidad  [16,  18].  Este  material  será  usado  y  desarrollado  con  nuevos 






En  la  construcción de  scaffolds,  ya  en el  año 1999, Robert Langer desarrollo una 































utilizando  diseño  por  CAD  (Computer‐aided  Design)  para  generar  moldes  que 
contengan la reticulación del polímero junto con la partículas, llamadas porógenos. 
El problema que presenta esta tecnología es la del control del poro interno, ya que 






en  los  últimos  años  [20‐22].  Esta  técnica  ofrece  caminos  para  producir 
microestructuras controladas y regulares con un rango muy amplio de materiales y 
puede  ser  automatizada  e  integrada  con  las  técnicas  de  imagen  para  producir 
scaffolds    hechos  a medida para  cada paciente,  incluyendo  la  construcción de  las 
microestructuras,  el  tamaño  de  poro  y  la  forma  de  la  pieza.  Pero  estas  técnicas, 
como  se  verá  en  el  presente  capítulo,  no  serán  válidas  en  todas  las  ocasiones, 
teniendo que diseñar nuevos patrones de  fabricación con materiales adaptados a 
las necesidades.  Por ello,en el presente capitulo se desarrollan diferentes técnicas 






para  conseguir  un  andamio  que  tenga  una  interconectividad  apropiada  para  la 
difusión  tanto  celular  como  de  nutrientes,  utilizando  técnicas  de  salt  leaching 
mejoradas,  espumación  de  polímeros  y  prototipado  rápido.  Además,  el  scaffold 










que  los  biomateriales  existentes  en  la  actualidad  son  poco  apropiados  para  la 
regeneración  de  hueso  y  cartílago,  pues  ninguno  presenta  las  propiedades  de 
elasticidad  y  biodegradación  requeridas.  Recientemente  se  han  comenzado  a 
utilizar materiales  elastoméricos  biodegradables  para  estas  aplicaciones,  pero  es 
necesario  disponer  de  un  abanico  más  amplio  de  biomateriales  con 
biodegradabilidad, elasticidad y porosidad controladas. 
 
 Por  ello,  el  objetivo  del  presente  capítulo  es  el  desarrollo  de  un  andamio 
elastomérico,  poroso,  con biodegradación  controlada,  interconectado,  y  con unas 
propiedades  superficiales  que  faciliten  la  interacción  células‐superficie,  para  que 


























La  irradiación por microondas se conoce desde  los años 40, pero no  fue hasta el 
1986, con una publicación del profesor Richard Weddell y los profesores Raymond 
J. Giguere y George Majetich, cuando las microondas comenzaron a tomar parte en 
los  laboratorios  de  química  orgánica  [24,  25].  Gedye  y  Giguere/majetich 




Durante  los  años  80  y  principio  de  los  años  90,  aparecieron  algunas  referencias 
acerca  del  uso  de  la  irradiación  por  microondas,  pero  era  una  tecnología 
desconocida todavía [24, 26, 27]. El concepto de representación de reacciones en 
cortos períodos de  tiempo con esta avanzada  fuente de energía comenzó a  tener 
éxito, pero no todo lo esperado debido, en gran parte, a la instrumentación que era 
necesaria.  Los  primeros  hornos microondas  que  se  utilizaron  en  estos  primeros 
artículos eran hornos de cocina convencionales, los cuales no disponían de control 
para  realizar  reacciones  de  química  orgánica  en  el  laboratorio,  por  ejemplo,  no 
disponían de sistemas de agitación, ni tampoco monitorización de temperatura. El 
control  de  la  potencia  también  era  algo  de  lo  que  carecían  estos  equipos.  Como 





explotar  las  reacciones  en  recipientes  cerrados.  Los  generadores  de microondas 
debían evolucionar para poder utilizarlos en investigación [28]. 





uso  de  microondas  industriales  con  sistemas  de  monitorización  de  presión, 
también  aumentó  la  seguridad  a  la  hora  de  usar  los  microondas  en  recipientes 
presurizados. 
Había, sin embargo, una necesidad para explorar reacciones a pequeña escala. Una 
simple  reacción  de  unos  pocos  mililitros  proveía  cambios  para  los  microondas 
multimodo  sin  modificaciones.  Para  conseguir  dirigir  toda  la  energía  al  punto 
donde  interesa,  en  reacciones  de  escala  miligramo,  a  finales  de  los  años  90  se 
desarrollaron los microondas monomodo [28]. 
La  principal  diferencia  entre  el  nuevo  monomodo  y  el  anteriormente  existente 
multimodo,  es  la  generación  de  un  simple  modo  (en  contraposición  de  los 
múltiples modos)  de  energía  durante  los  ciclos  de  irradiación.  El microondas  en 
una  onda,  constantemente  en  movimiento  hacía  adelante  y  en  transición  entre 









En  vez  de  permitir  la  presencia  de  los  modos múltiples  y  los  nodos  de  energía 
microondas,  la cavidad del monomodo se diseña para una sola  longitud de onda, 
donde se generará solamente un modo de energía microondas. La onda genera en 
el  centro  un  campo  electromagnético  de  alta  intensidad,  con  una  distribución 
homogénea de energía en la cavidad donde se produce la síntesis (Figura 2.4). En 
un  sistema  multimodo,  hay  muchos  centros  con  alta  intensidad  energética, 
llamados  puntos  calientes,  pero  también  hay  muchos  otros  de  baja  energía, 
creando  los  llamados  puntos  fríos.  El  modo  con  agitación  origina  que  las 
microondas  se  muevan  alrededor  de  la  cavidad,  reduciendo  en  gran  medida  la 
diferencia entre puntos  caliente y puntos  fríos. Cuando se  realizan  reacciones en 
paralelo, o con grandes tamaños de muestra, la presencia de estas múltiples áreas 
de  energía  no  es  tan  significativa,  ya  que  las  muestras  son  lo  suficientemente 







Figura  2.4:  Distribución  del  nodo  simple  de  energía  en  el 






La  otra  diferencia  entre  ambos  modos  es  la  densidad  de  energía.  Aunque  el 
monomodo tiene un máximo de potencia de 300 Watts, la cantidad de energía dada 
en una cantidad de espacio en la cavidad es muchísimo mayor. En el modo simple, 














que  es  muy  polar,  por  ejemplo,  tendrá  un  fuerte  dipolo  para  causar  más 
movimientos rotacionales en un esfuerzo por alinearse con el cambio de campo. Un 
componente  que  es  menos  polar,  sin  embargo,  no  se  verá  tan  afectado  por  el 








































Como  ejemplo  de  polimerización  por  microondas,  comparado  con  la 
polimerización estándar, pueden encontrarse   en  la bibliografía algunos ejemplos 
explicativos. Uno de ellos es el polímero formado por el 1,4 butanediol (5 mmol), 
acido  succinico    (5mmol)  y  el  catalizador  (0,1  mmol)  (Figura  2.7)  los  cuales  se 
ponen en un reactor y se irradian con un reactor monomodo. La mezcla se agita a 







la  irradiación  de  microondas,  el  PBS  se  consiguió  en  20  minutos  con  un  peso 
molecular (Mw) de 1.03‐1.04 g/mol, mientras que bajo condiciones normales, un 
valor  similar  de  peso molecular medio  se  obtuvo  a  las  5  horas  de  reacción.  Los 














por  utilizar  este  sistema  en  la  síntesis  del  poli  (diol  citrate)  con  el  objetivo  de 





Aprovechando  los  avances  descritos  en  la  ciencia  de  las  microondas,  se  ha 
desarrollado  un  scaffold  estructural  para  cumplir  con  los  requerimientos 
mecánicos en zonas exigentes de implante. Pero es importante crear un ambiente 





la  composición  un  hidrogel  autoensamblable  que  genera  el  microambiente 
necesario para tal efecto. 
 El  colágeno  I  autoensamblable  generado  por  la  matriz  dérmica,  un  andamio 
natural  blando  con  tamaño  de  poros  en  el  rango  de  las  50‐200  nm  [32],    está 
siendo  estudiado  por  la  bioingeniería  del  tejidos  blandos  para  su  empleo  como 
sustituto  de  los  mismos.  Dentro  del  amplio  rango  de  materiales  de  estudio 
destacan  las  matrices  polipeptídicas  autoensamblables,  algunas  de  ellas 
comerciales en  la actualidad. Uno de estos materiales es el RAD 16‐I, un péptido 
AcN‐(RADA)4‐CONH2, que se autoensambla para formar un hidrogel de estructura 
tridimensional, que  imita  la matriz extracelular  [33]. Este péptido se ha utilizado 
satisfactoriamente para el crecimiento de hepatocitos, tejido nervioso, condrocitos, 
células  endoteliales,  células  madre  mesenquimales,  fibroblastos  y  otros  tipos 
celulares [33‐38]. También se ha visto que este material no es tóxico in vivo y que 
favorece  la  regeneración  de  hueso  en  defectos  calvarios  de  hueso  [39,  40].  Sin  
embargo,  una  limitación  importante  de  este  péptido  es  la  tendencia  a  romperse 
bajo estrés mecánico.  
Por  ello,  para  mejorar  sus  propiedades  mecánicas,  se  ha  usado  un  material 
compuesto  formado  por  el  RAD  16‐I  [41]  y  el  scaffold  de  biorrubber  poroso 
anteriormente  descrito  [18].  Las  características  distintivas  del  composite 
propuesto  se  basan  en  que  está  constituido  por  un material  con  una  estructura 
tridimensional,  formada  por  las  nanofibras  del  RAD  16‐I,  el  cual  dará  el 
microambiente a las células para el crecimiento celular, y un material microporoso, 
como el biorubber, que le dará las propiedades mecánicas.  
Para el  seguimiento de  los experimentos se empleó un procedimiento de  imagen 
por  bioluminiscencia,  basado  en  la  detección  de  los  fotones  de  luz  visible 
generados  por  la  luciferasa  expresada  por  las  células  implantadas,  la  cual  es  un 
excelente método  para  garantizar  la  viabilidad  de  la  combinación  célula‐scaffold 
[42].  La luciferasa de Photinus pyralis (PLuc) cataliza la oxidación de la luciferasa 
en la presencia de ATP y coenzima A, produciendo luz y CO2.  
En este capítulo se ha empleado  la  técnica de  imagen por bioluminiscencia  (BLI) 




embrionarios  de  ratón,  cultivados,  por  un  lado,  en  RAD  16‐I  y,  por  otro,  en  el 
composite  RAD16‐I/biorubber  para  evaluar  la  biocompatibilidad  de  uso  de  este 
material poroso. 
2.3.2  Plan de trabajo 
En  primer  lugar  se  ha  intentado  obtener  un  biorubber  poroso  que  permita  el 
crecimiento  celular  en  el  interior,  intentando  demostrar  de  esta  forma  la 





Semino del  IQS y el grupo del Dr.  Jerónimo Blanco, del  centro de  investigaciones 
cardiovasculares (CSIC‐ICCC) del hospital de la Santa Creu i Sant Pau, en el que se 
ha  obtenido un biorubber  poroso mediante  la  técnica  del  salt  leaching,  realizado 
mediante microondas. 
En el segundo caso se ha colaborado con el Dr Mikael Wendel y el Dr. Ion Tcacencu, 








RAD  16‐I  y  el  biorubber  [21],  una  estructura  porosa  de  poli  (diol  citrato).  El 
biorubber  poroso  se  produjo  mediante  4  etapas:  La  síntesis  del  prepolímero,  la 
preparación de un porogen, usado como máscara, el  curado del prepolímero y  la 










dará  la  porosidad  necesaria  al  polímero  final  (Figura  2.9).  Seguidamente,  se 
añadieron 10 ml del prepolímero a la máscara de porogen, cuyas medidas son 13,5 
mm de diámetro y 50 mm de alto, y la mezcla se curó a 120°C, en un desecador de 
vacío  durante  4  días  para  terminar  de  reticular  el  biorubber  y  obtener  así  las 
propiedades finales. Finalmente, la máscara de poliestireno, se extrajo con tolueno 
y  se  cortó  con  las  dimensiones  deseadas.  La  microstructura  del  biorubber  se  
caracterizó con la ayuda de un Microscopio electrónico de Barrido (SEM). Para ello, 




Figura 2.9:   Esquema de  la  fabricación de  la máscara con microondas. El sinterizado se realizó en un 








Jerónimo  Blanco.  Los  MEFs  (Mouse  embryonic  fibroblasts)  utilizados  en  las 
pruebas in vitro fueron aislados de embriones C57BL/6 de 14 semanas, obtenidos 
de  la  ATCC  (Manassas,  VA,  EE,UU.)  expandidos  en  medio  de  fibroblastos,  con 
DMEM  con  alta  concentración  de  glucosa,  suplementado  con  15%  (v/v)  de  FBS 
(Suero  Fetal  Bovino),  4mM  L‐Glutamina,  50  U/ml  penicilina  y  0,1  mg/ml 
streptomicina. Después de la expansión, las células fueron tripsinizadas de un flask 
de  75  cm2,  suspendidas  en  sacarosa  al  10%,  y  mezcladas  con  el  péptido 
autoemsamblable RAD 16‐I 0,5% (BD, Eremblodegem, Bélgica) para obtener una 
concentración  final  de  células  de  2·106  células/ml  y  0,25%  de  RAD  16‐I.  Para 








sembrados  en  el  composite  se  utilizaron  ratones  BALB/c  homocigotos  nude 
(Nu/nu)  de  6  semanas.    Todos  los  animales  fueron  comprados  a  Charles‐River 





Melville,  NY)  y  una  inyección  analgésica  subcutánea  de  0,05  mg/kg  de 
buprenorfina (Schering‐Plough, Kenilworth, NJ) Se llevaron a cabo 4 implantes en 





Puramatrix  gel+  MEFs.  Pluc  y  en  el  lado  izquierdo  puramatrix+biorubber  o 
Puramatrix+biorubber+MEFs‐Pluc. 
2.3.3.3 Síntesis de la alternativa segunda  
Como  segunda  opción  en  la  porosidad  de  la  muestra  se  optó  por  utilizar  un 
porogen similar al anterior pero con una pequeña variante. Se intentó que la malla 
de poliestireno  fuese una malla unida  físicamente entre  las diferentes partículas. 
Para  ello,  se  utilizó  una  prensa  térmica  con  el  objetivo  de  conseguir  una  fusión 
entre  las  diferentes  partículas  de  poliestireno.  Aprovechando  que  éste  es  un 
material termoplástico, al aplicarle una temperatura entre 50 y 100°C se consiguió 
que las partículas se fusionaran entre sí, permitiendo de esta forma que existiera 
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Las  pruebas  in  vivo  del  composite  se  realizaron  en  el  Karolinska  Institute  de  la 
mano del Dr.  Ion Tcacencu del  grupo del Dr. Mikael Wenden del Centre  for Oral 
Biology (COB).  
Se  operaron  3  ratas  macho  Sprague‐Dawley  con  el  biorubber.  Las  ratas  fueron 
anestesiadas  usando  un  inhalador  de  isoflurano  (4%  induction,  2‐3% 
maintenance). Se afeitó la cabeza de las ratas y se lavaron con una solución de iodo. 
Se  separó  la  piel  y  las  capas  subcutáneas,  incluido  el  músculo  temporal,  para 
exponer el hueso calvario. Se creó un defecto circular de  8 mm y transóseo en el 
lado  izquierdo  de  la  región  parietal,  usando  un  taladro  trépano  y  con  un 
enfriamiento  con  medio  salino.  El  defecto  se  cubrió  con  un  disco  estéril  del 





















grados  [16],  en  el  caso  del microondas  en  tan  solo  3 minutos  se  obtienen  unos 
grados de reticulación necesarios para la síntesis del material. Posteriormente, se 
postcura  a  140°C  durante  24  h  para  eliminar  las  posibles  burbujas  de  agua  del 
material que se generan a causa de la policondensación.  
Una vez se obtuvo el polímero se procedió a la confirmación mediante un análisis 
por  infrarojo  (IR)  de  que  la  polimerización  era  la  correcta.  En  el  análisis  por 
infrarrojo se comprobó que efectivamente la policondensación tuvo lugar. El ácido 













Para  comprobar  el  efecto de  las microondas  en  la  reacción que  tiene  lugar  en  la 
policondesación  del  biorubber,  se  realizó  un  experimento  en  el  que,  tomando  el 
mismo tiempo de reacción, se utilizaron diferentes potencias de microondas. Para 
poder  realizarlo  se  utilizó  aire  comprimido,  lo  que  enfrió  la mezcla  de  reacción 
para poder así mantener  la temperatura prefijada, con  lo que se consiguió que  la 
potencia de microondas fuera lo máxima posible a lo largo de todo el tiempo. En la 
Figura  2.13a  se  puede  ver  cómo  al  usar  el  power  max  con  aire  comprimido  el 
efecto  de  las  microondas  (Línea  roja)  es  mucho  mayor  que  en  la  Figura  2.13b. 
Como se puede ver en la Figura 2.13a este efecto produce una mayor reticulación 
en el biorubber y, por consiguiente, una solidificación del mismo; además el color 
amarillento,  y  en  algunas  zonas  marrón,  indica  una  reticulación  excesiva  del 
material, que llegó a quemarse. Por el contrario, en la Figura 2.13b   se puede ver 









La  síntesis  del  biomaterial  por  tanto  quedó  resuelta  mediante  las  ondas 
microondas,  con  la  consiguiente  ventaja  en  tiempo  y  en  eliminación  de 
catalizadores, con respecto al método tradicional.  
A  continuación  se  procedió  a  caracterizar  mecánicamente  el  composite 
péptido/scaffold obtenido mediante la técnica de salt Leaching,  
El análisis del esfuerzo cortante del hidrogel RAD 16‐I (Figura 2.14a) mostró que el 
material  matenía  su  estructura  hasta  un  valor  de  9  Pa,  después  del  cual  la 
velocidad  de  flujo  aumentaba  drásticamente,  produciéndose  el  comportamiento 
típico de un hidrogel reticulado. Para proteger la estructura integral del RAD 16‐I y 
ganar  deformación mecánica,  se  generó un  composite  poroso  formado por RAD‐
16‐I/biorubber  que  combinase  las  características  de  crecimiento  celular  del RAD 
16‐I y el comportamiento del biorubber típico de los elastómeros. Con la presencia 
del RAD 16‐I  se produjo una pequeña  reducción del módulo elástico y del  límite 
elástico de compresión, probablemente debido al efecto plastificante del RAD 16‐I. 





mostró  el  comportamiento  a  la  deformación  por  compresión,  el  cual  también  es 
característico de materiales elastoméricos (Figura 2.14c), viéndose en el RAD 16‐I 
/biorubber una ligera reducción de resistencia a la deformación. 
La  caracterización  estructural  del  biorubber  por  SEM  muestra  una  uniformidad 
razonable  en  la  distribución  de  los  tamaños  de  poro  (100‐150 micras),  que  está 
dentro  del  rango  de  tamaño  de  células,  pero  con  una  baja  interconectividad  de 
poro. 
 





dos  scaffolds  se  analizó   mediante  tinciones de hematoxilina‐eosina de  secciones 
histológicas  (10 μm de espesor). En  la Figura 2.15 A‐D se muestra que, mientras 
que  las  células  G·Luc‐C57BL/6  sembradas  en  el  hidrogel  RAD  16‐I  retienen  una 






(Figura  2.15a,  b).  Además  el  biorubber  parece  desempeñar  un  papel  estructural 




se  añadieron  Células  G·  Luc‐C57BL/6  suspendidas  en  el  Péptido  RAD  16‐I  al  biorubber  y  después 
fueron mezcladas con el medio de cultivo para inducir la gelificación del RAD 16‐I. Una vez curado el 
hidrogel, las muestras se fijaron, se deshidrataron y se embebieron en parafina para porderlas cortas. 
Posteriormente  se  tiñeron  como  hematoxilina‐eosina  donde  se  muestran  las  células  en  el  hidrogel 
(flecha) pero no en el biorubber (estrella). (C) Clusters de células (flecha) en las secciones de Rad 16_I 








Para  determinar  la  posibilidad  de  generación  de  immunorespuestas  a  los 
biomateriales  del  estudio,  los  materiales  RAD  16‐I  y  el  composite  se  han 
implantado subcutánea e intramuscularmente en seis ratones inmunocompetentes 
BALB/c. Los implantes se han recogido con 15, 30 y 45 días post‐implantación. No 
existe  ninguna  señal  macroscópica  de  inflamación  o  rechazo  en  ninguno  de  lo 
lugares  implantados  para  el  ensayo.  Además,  los  nódulos  linfáticos  tenían  una 
apariencia  y  un  tamaño  normal  en  todos  los  animales.  Para  el  análisis  se  han 
realizado secciones de parafina de los implantes intramuscular (IM) que se tiñeron 
con  hematoxilina  ‐eosina  (Figura  2.16)  y  se  probaron  con  la  tinción  ABC  para 
localizar  la etiqueta de biotina del RAD 16‐I. Sin embargo, no se detectó ninguna 
señal de RAD 16‐I en  las secciones de  tejido desde  los  implantes más  tempranos 
(15  días)  a  los  más  tardíos  (45  días)  lo  que  indica  que  los  péptidos  fueron 
degradados y eliminados. Por el contrario, el biorubber se detecta claramente en la 
tinción  hematoxilina  eosina,  y  no  muestra  señales  de  degradación  mientras  se 





Como  es  normal,  se  realizó  una  evaluación  macroscópica  de  los  implantes  en 
ratones  immunodeficientes  BALB/c  nu/nu  para  ver  señales  de  rechazo  o 
reacciones inflamatorias (Figura 2.17 H, I, K y L)  y sólo en el biorubber, pero no el 





















La  clave  de  estos  análisis  fue  el  uso  de  un  modelo  basado  en  unas  técnicas  no 
invasivas de  imagen por bioluminiscencia de  luciferasa,  para detectar  las  células 
sembradas en el scaffold  y para analizar  la aplicación del RAD 16‐I  (12‐18) y del 
composite  RAD  16‐I/Biorubber  en  la  regeneración  de  tejidos.  Se  utilizaron 
embriones de  fibroblastos de ratón C57Bl/c,  capaces de crecer y diferenciarse  in 





evitar  este  inconveniente  se  combinó  el  RAD  16‐I  con  un  elastómero 
biodegradable, que posee unas mejores características de shear‐stress (25000Ps) 
dentro  del  rango  de  tejidos  animales  (cerebro:  100‐200  Pa,  cartilago  del  disco 
(nucleo  pulposo):  300‐  400  Pa,  esqueleto  y  músculo  cardiaco:  3000‐4000  Pa, 
cartilago: 1‐10 MPa) y una relativa uniformidad en  la distribución del  tamaño de 
poro (100‐150 micras) 
In vitro,  las  células C57BL/6  se  agregaron por  infección  con vectores  lentivirales 
para  la  expresión  de  PLuc  y  EGFP  (G·Luc‐C57BL/6),  produciendo  7,6 
RLU1s/células de forma estable a través de la duración del experimento (90 días) 
Las  células  implantadas  in  vivo  se  detectan  con  gran  facilidad,  y  el  análisis  de 
imágenes  por  BLI,  desde  un  predeterminado  número  de  células  G·Luc‐C57BL/6 
implantadas  en  el  muslo  de  los  ratones  BALB/c  nu/nu,  muestra  que  es  posible 
detectar  un mínimo  de  1000  células  y  que  hubo  una  correlación  lineal  entre  la 
cantidad de luz detectada y el número de células implantadas, con una inclinación 









e  implantadas,  IM  o  SC,  en  ratones  BALB/c  nu/nu.  In  vitro,  las  células  G‐Luc‐
C57BL/6 penetraron el hidrogel RAD 16_I y crecieron  formando cluster  [13]. Sin 
embargo, no se observaron células dentro del biorubber, sugiriendo que, aunque el 
biorubber  es no  tóxico para  las células, algunas de  las características del scaffold, 
tal  como  la  interconectividad  de  los  poros,  la  estructura  de  la  superficie  o  la 






sufrieron  una  pronunciada  crisis  dentro  de  la  primera  semana  después  de  la 
implantación,  pero  luego  alcanzaron  un  estado  fijo.  En  general,  las  células 
sobreviven  mejor  en  sitios  IM  tanto  si  han  sido  sembrados  en  el  scaffold  o  no.  
Ninguno de los 16 implantes mantuvieron las células después de las 12 semanas. 
Es  posible  que  la  diferencia  de  supervivencia  de  células  en  IM  y  SC  puede  ser 
debida a su capacidad para promover un adecuado suministro de sangre [20]. Los 
materiales  testados  tenían una clara diferencia en  la capacidad para mantener el 
crecimiento  celular.  Todos  los  hidrogéles  RAD  16‐I  fueron  satisfactoriamente 
colonizados por las células G·Luc‐C57BL/6 in vitro, y cuando las células sembradas 
en  los materiales  se  han  implantado  IM,  en  todos, menos  en  un  caso,  las  células 




permitir  tanto  el  crecimiento del  tejido,  como  la  vascularización  y  la  difusión de 
nutrientes [43]. Los resultados muestran que el uso del RAD 16‐I como un scaffold 
para  implante  de  células  en  animales  vivos  tiene  un  efecto  de  aumento  en  su 
proliferación  y  supervivencia,  en  comparación  con  las  células  implantadas  sin 





sin  degradar  durante  mucho  tiempo,  el  RAD  16‐I  se  biodegradó  y  no  se  pudo 
detectar al  finalizar  los experimentos  in vivo, debido a  la hidrólisis de  los  linkers 
del péptido. Ninguno de los materiales parece provocar una respuesta immune en 
animales normales, a juzgar por la falta de linfocitos infiltrados o inflamación. Sin 
embargo,  el  implante del  composite RAD 16‐I/Biorubber  se encontró  rodeado de 
una capa fibrótica como se había mostrado en otros trabajos [44, 45]. El  fallo del 
material,  a  la  hora  de mantener  la  colonización  de  células  y  su  supervivencia  in 




en  ingeniería  de  tejidos  debido  a  su  capacidad  para  mantener  el  crecimiento 
celular  in  vivo  y  la  ausencia  de  respuesta  immunológica.  Es  posible  que  la 
combinación  de  RAD  16‐I  con  otros  biomateriales  que  muestren  unas  mejores 
propiedades  mecánicas  pueda  ser  de  gran  utilidad  en  la  reparación  de  muchos 
tejidos.  Se  ha  concluido  que  la  variación  del  tamaño  de  poro,  superficie  y 






Tal y como se ha comentado en el plan de  trabajo,  tras esta primera muestra,  se 
realizó una segunda muestra con la  intención de mejorar la  interconectividad del 
material. Para ello se optó por una prensa térmica para la fabricación de la malla 
de  poliestireno.  En  total  se  realizaron  3  muestras  con  diferentes  grados  de 
reticulación (tabla 2.3). 
La  muestra  1  debería  tener  una  mayor  porosidad,  en  términos  de 
interconectividad, ya que el tamaño de poro al utilizar las partículas con el mismo 





donde  mayor  presión  se  ejerció,  ya  que  había  más  cantidad  de  poliestireno, 
llegaron a fusionarse por completo, dejando una porosidad nula en la malla. Por lo 
que  en  esta muestra  se  consideraron para  el  análisis  los  extremos más  óptimos. 
Mientras que en  la muestra 2 todos  los puntos de  la máscara  fueron óptimos. De 
esta forma se esperaba una mayor interconnectividad en la biorubber 2.  
Para  comprobar  la  porosidad  entre  las  diferentes  muestras  se  realizó  una 
microscopia  electrónica  de  barrido.  En  la  Figura  2.18  se muestran  las  imágenes 
obtenidas  de  los  biorubber  1,  2  y  3.  Como  era  de  esperar,  la  porosidad  de  la 
























Figura  2.19:  Comparación  de  las  estructuras  obtenidas  por  dos  métodos  diferentes.  a)  muestra 
obtenida mediante  la  prensa  con  temperatura.  b) Muestra  realizada mediante  el  sinterizado  de  las 
partículas  de  poliestireno  con  el  microondas.  Se  puede  observar  como  la  muestra  a)  presenta  una 
mayor porosidad e interconectividad que la b. 
 
Finalmente,  y  viendo  que  se  aumentó  la  porosidad  de  la muestra,  se  realizó  un 
análisis in vivo de la muestra más óptima, el biorubber 2. 
En  cuanto  a  las  pruebas  in  vivo,  se  realizaron  en  el  Instituto  Karolinska  de  
Estocolmo. Se practicó una incisión y un defecto calvario en el cráneo de un ratón. 
Tras  la  optimización  del  tamaño  de  poro  para  este  método  de  fabricación,  se 
consideró  utilizar  solo  el  biorubber  con  mayor  interconectividad  y  mayor 


























Figura  2.20:  Histología  de  las  muestras  de  biorubber  producidas  por  los  diferentes  métodos.  A) 
muestra  obtenida  por  sinterizado  con  microondas,  donde  se  ve  la  necrotización  de  las  células 
alrededor  del  implante.  B) Muestra  realizada mediante  fabricación  con  la  prensa  térmica.  Se  puede 
observar  como  el  biorubber  es  invadido  por  células  epiteliales,  lo  que  podría  ser  un  indicio  de 
vascularización dentro del biorubber. 
2.3.5  Resumen. 
Se  ha  podido  comprobar  por  tanto  que  la  reacción  ha  tenido  lugar  mediante 
calentamiento  por  microondas  con  un  tiempo  muy  inferior  al  del  método 




síntesis  con  el  que  se  comenzará  a desarrollar  los nuevos  scaffolds  de biorubber. 
Realizando  las  nuevas  aproximaciones  para  obtener  un  biorubber  lo 
suficientemente  poroso  e  interconectado  para  llevar  a  cabo  el  cometido  del 
material.  
Tal  y  como  se  perseguía  en  un  primer  momento,  se  ha  desarrollado  un  nuevo 
método  para  fabricar  un  scaffold  de  biorubber  más  poroso  y  que  esté  más 
interconectado, permitiendo de esta  forma que  se  integre en el organismo y que 
exista  una  mayor  difusión  de  nutrientes  en  el  material,  habiendo  así  un 
crecimiento de vasos sanguíneos y la migración de células al interior del material. 
De  esta  forma  también  se  comprueba  la  viabilidad  en  el  uso de  este material  en 
aplicaciones in vivo 









Como  se  ha  visto  en  la  sección  anterior,  el  biomaterial  fabricado  mediante  salt 
leaching tiene la dificultad de realizar una correcta interconexión entre los poros, 
lo  que  dificulta  en  gran medida  la migración  celular  y  la  difusión  de  nutrientes, 
provocando la consiguiente necrosis.  
 Por  ello,  se  requiere  generar  un  mayor  tamaño  de  poro  en  los  biomateriales 
utilizados,  aumentando  así  la  interconectividad.  Para  ello  se  pensó  en  realizar 
espumas  de  biorubber  de  forma  similar  a  como  se  hacen  las  espumas  de 
poliuretano,  que  son  ampliamente  utilizadas  como  materiales  en  ingeniería  de 
tejidos [46‐52]. Las esponjas y espumas pueden ser obtenidas por varias técnicas 
de procesado. Para ingeniería de tejidos, la interconectividad entre poros, como ya 
se  ha  comentado  con  anterioridad,  es  una  propiedad  fundamental,  ya  que  las 
células  deben migrar  y  crecer  a  través  de  los  poros  del  scaffold.  Las  técnicas  de 
espumación  industrial,  usadas,  por  ejemplo,  en  la  fabricación  de  fundas  de 
muebles, no son aplicables a  la fabricación de scaffolds para ingeniería de tejidos, 
ya  que  estas  espumas  están  diseñadas  como  espumas  de  “poros  cerrados”, 
mientras  que  los  en  ingeniería  de  tejidos  es  necesario  una  estructura  de  “poros 
abiertos” [53].  


















Saunders y Hansen han  tratado en detalle  el  aspecto  coloidal de  la  formación de 
espuma utilizada en  los  agentes de  expansión  [55].  La  formación de espumas de 
expansión interna tiene lugar en varias etapas. En la primera el agente genera un 






puede  actuar  como  agente  de  nucleación.  A  la  hora  de  formar  la  espuma  de 
biorubber  se  utilizaron  dos  tensioactivos  diferentes,  un  polietersiloxano  y  un 
polietilenglicol. 
DeVries  ha  estudiado  en  profundidad  los  factores  que  afectan  a  la  estabilidad  y 
crecimiento de las burbujas en espumas acuosas [56]. Para dispersar un volumen 
dado  de  un  gas  en  una  unidad  de  volumen  de  líquido,  uno  debe  incrementar  la 
energía libre del sistema por una cantidad de energía ∆F como sigue: 
Δ𝐹 = 𝛾 · 𝐴 
 
Donde γ es la tensión superficial y A es el área interfacial total. Cuando la tensión 
superficial  de  un  líquido  es  baja,  o  por  calor  o  por  adición  de  un  surfactante,  la 
energía  libre asociada a  la dispersión de un gas se verá reducida y ayudará en el 
desarrollo de finas celdas correspondientes a un gran valor de A. 





















pequeña  a  la  burbuja  grande,  resultando  la  desaparición  de  la  burbuja  pequeña, 
mientras  la  otra  crece  en  tamaño  con  el  tiempo.  Esto  también  aparece  a  bajos 
valores de γ, como, por ejemplo, por adición de un reductor de tensión superficial 













Esta  relación  explica  la  resistencia  a  un  incremento  del  área  superficial  o  una 
disolución  de  las  membranas  de  las  celdas.  Debido  a  que  las  membranas  más 
delgadas tienden a romperse más fácilmente, la resistencia a la disolución ayuda a 
la estabilidad de la celda. 
Cuando  una  membrana  se  expande  y  la  concentración  de  un  tensioactivo  en  la 




superficie  de  surfactante.  El  primer  mecanismo,  denominado  el  “efecto 
Marangoni”, se refiere al hecho de que la superficie que fluye puede arrastrar con 
él algunas de  la capas subyacentes, es decir,  la capa superficial puede  fluir desde 
áreas  de  baja  tensión  superficial,  además  de  restablecer  el  espesor  del  film.  Es 
además una fuente de la resiliencia o elasticidad del film [59]. 
En el segundo mecanismo, el “efecto Gibbs”, se repone la deficiencia superficial por 
difusión  desde  el  interior  y  se  disminuye  la  tensión  superficial  para  obtener  un 
nivel deseable. Para la mejor estabilización de la espuma lo que es deseable es una 
concentración óptima de surfactante así como un óptimo ratio de difusión [55]. 




Existe  otro  factor  en  la  estabilidad  de  la  celda,  que  es  la  eliminación  del  líquido 
desde la pared de la burbuja, debida a la acción de la gravedad y de la capilaridad. 
El  desagüe  desde  ambas  acciones  se  puede  retardar  por  un  incremento  de  la 
viscosidad,  especialmente  en  la  superficie  del  film.  Esto  es  particularmente 
importante  en  sistemas  termosensibles,  los  cuales  implican  polimerizaciones 
simultáneas  y  componentes  espumantes  del  líquido.  Para  obtener  una  espuma 
estable se debe proporcionar un balance entre la viscosidad y la evolución del gas 
pero  no  sólo  para  esto  sino  también  para  tener  el  mayor  volumen  de  espuma 
posible.  Es  obvio  que  si  la  viscosidad  incrementa  demasiado  rápido  (como 
resultado  de  una  rápida  polimerización)  la  evolución  del  gas  se  interrumpirá 











temperatura  de  reacción  [59,  60].  También  se  deben  considerar  otros  factores 
adicionales,  como  el  uso  de  agentes  de  expansión  química  adecuados,  los  cuales 
son  importantes  en  la  formación  de  espumas  termoplásticas,  y  la  formación  de 
prepolímeros que muestran grados de viscosidad más altos que los monómeros en 




El  método  que  se  utilizó  para  generar  las  espumas  de  biorubber  se  basa  en  la 
síntesis  por microondas  explicado  en  el  capítulo  2.3,  lo  que  permite  reducir  los 
tiempos  de  síntesis  y  ajustar  las  condiciones  finales  de  la  espuma.  Utilizando 
diferentes tensioactivos, se puede controlar la porosidad del scaffold. 











de  silicona.  La  reacción  que  tiene  lugar  es  una  policondensación  con  la 
consiguiente liberación de agua. Este agua es utilizada como agente espumante en 





se  realizó  a  tres  temperaturas  diferentes,  60,  80  y  100°C  y  a  diferentes  tiempos 
comprendidos entre 1 y 5 minutos. Figura 2.21, Figura 2.22, Figura 2.23. 
 
Figura  2.21:  Esquema  de  la  situación  del molde  de  biorubber  dentro  del  vial  que  se  utilizó  para  la 
síntesis por microondas. 
 
Figura  2.22  Esquema  de  la  producción  de  la  espumación  del  biorubber  mediante  el  uso  de  las 









Para  realizar  el  recubrimiento  superficial  del  material  se  siguió  el  siguiente 
proceso:  
1. Se utilizó un reactor de plasma propio del grupo de materiales del IQS.  
2. Las  condiciones  iniciales de este  reactor  fueron: presión  inicial 0,03 mbar 
potencia  del plasma 40 W, plasma no pulsado. 
3. En primer lugar se hizo pasar un plasma de argón durante 5 minutos para 
activar  la  superficie  de  trabajo  (presión  de  entrada  de  argón  0,06 mbar)  
Una  vez  concluido  esto  se  hizo  pasar  el  PFM  durante  un  tiempo  de  5 
minutos  (presión  previa  a  la  entrada  de  PFM  0,04  mbar)  (presión  a  la 
entrada del PFM 0,1 mbar). 
4. En  el  caso  del  acrílico  el  experimento  fue  el  siguiente:  P=40W plasma  de 
argón P0=0,01 mb a  la entrada del argón P1=0,03 mb. Se hace pasar el Ar 






2. Posteriormente  la muestra  se  recubrió  con  oro  y  se  analizó  utilizando  un 
SEM JEOL 5310. 
La  temperatura de  transición vítrea  (Tg) del material  se analizó usando un DMA 
(dynamical mechanial analyzer, Q800) de TA instruments. Se usó una mordaza de 
compresión y una  temperatura  constante de 35°C. El  experimento que se  llevó a 
cabo  fue  un  multifrecuencia  con  frecuencias  máximas  de  1  Hz,  mediante 









Para  la  degradación  del  material  se  llevó  a  cabo  un  experimento  con  un  buffer 
salino  para  una  biodegradación  lo  más  similar  al  cuerpo  humano.  Todas  las 
muestras fueron incubadas a 37°C en el buffer durante tiempos predeterminados. 
Después de  la  incubación,  las muestras  se  lavaron  con agua y  se  secaron en una 
estufa a 40°C durante 1 semana. Se calcula la pérdida de masa con respecto al peso 
inicial.  Para  realizar  las  gráficas  se  tomaron  6 muestras  de  la misma  pieza  y  se 
fueron  cogiendo  a  diferentes  tiempos.  Posteriormente,  utilizando  la  ecuación  se 
obtuvo la gráfica de biodegradación [18]. 
 
Las pruebas  in vitro  se  llevaron a  cabo  como  sigue.  Se  cultivaron  fibroblastos de 
ratón en botellas de 50 ml con medio de cultivo DMEM, propio de estas células. Se 
mantuvieron  en  la  incubadora  hasta  que  crecieron  lo  suficiente  como  para 
inyectarlas  en  el  biorubber.  Se  tomaron muestras  de  unos  6  cm  de  diámetro  en 
pocillos  de  96  donde  se  inyectaron  las  células.  Todos  los  polímeros  fueron 
esterilizados con anterioridad con tres ciclos de lavados con etanol al 70% y agua 
estéril  durante  10  minutos  cada  uno.  Posteriormente,  se  expusieron  a  luz 
ultravioleta durante 30 minutos para eliminar las posibles impurezas.  Las células 
(aprox. 500.000) se sembraron en el biorubber en placas de 96 pocillos con medio 
de  cultivo  DMEM  con  suero  FBS,  y  se  dejaron  una  semana,  cambiando  el medio 
diariamente dos veces, debido a  la acidificación que sufría por  la biodegradación 
del biorubber. Para analizarlas se realizó un análisis histológico en el Parc Cientific 
de  la  UB,  cortando  con  parafina  después  de  haber  fijado  las muestras  con  para‐








Los  ensayos  in  vivo  se  realizaron  en  el  Centro  Nacional  de  Investigaciones 
Cardiovasculares  en  colaboración  con  el  Dr.  Toni  Diez.  Los  factores  de 
complemento C3a y C5a  fueron  introducidos dentro de una matriz de matrigel® 
fabricado según instrucciones del fabricante. Antes de gelificar se prepararon tres 
muestras  de  biorubber  con  C3a  y  C5a  y  un  blanco  solo  con  matrigel.  Para  la 
gelificación del matrigel se introdujeron en un incubador durante 30 minutos.  
Posteriormente se  implantaron en un ratón de forma subcutánea, esperando tres 






Universitario  Ramón  y  Cajal,  en  colaboración  del Médico  Fausto  González  Lizán, 
que fueron los encargados de realizar la cirugía y la parte de análisis del ensayo. 
 




El modelo  de  pseudoartrosis  usado  es  una  variación  del  descrito  por  Brownlow 




inducción  de  30  mg  por  vía  intravenosa  y  dosis  de  mantenimiento  de  1,5‐
3mg/minuto.  Se  administró  también  profilaxis  antibiótica  y  analgesia  para  el 








se  colocó  una  placa  de  tercio  de  caña  de  cinco  orificios  fijada  proximal  y 
distalmente  con  dos  tornillos  bicorticales  de  3,5mm.  Se  retiró  la  placa  y  los 
tornillos y se realizó una doble osteotomía en la zona central retirando una sección 
tubular  de  6mm  de  largo  del  tercio medio  de  la  tibia.  Se  colocaron  de  nuevo  la 
placa y los tornillos (Figura 2.24).  
 







extremos  proximal  y  distal  a  lo  largo  de  un  centímetro  y  se  fresan 















broca  de  3,5mm  para  después  someterlos  a  un  ciclo  de  autoclavado  estándar  a 
121°C durante 20 minutos (Figura 2.25c y d). 
  
Como  péptido  se  utilizó  VEGF‐A‐165  recombinante  (R&DSystems,  Alemania)  un 
péptido  homodimérico  formado  por  dos  unidades  polipeptídicas  de  165 
aminoácidos glicosiladas sintetizado a partir de una secuencia de ADN y expresado 
en células de insecto Sf21, con un sistema de expresión por baculovirus. Como se 
puede  observar  en  la  Figura  2.25b  el  VEGF  posee  en  su  estructura  una  gran 







Figura  2.25:  a)  Muestra  de  biorubber  utilizada  en  el  experimento,  en  este  caso  es  una  espuma  de 
biorubber  fabricada  con  Tegostab  8300.  b)  Proteína  VEGF  utilizada  en  el  experimento,  donde  se 
pueden observar el gran número de grupos amino libres, por los que puede reaccionar con el PFM de 




Para  realizar  los  análisis  los  animales  se  dividieron  en  tres  grupos  de  6  conejos 
cada uno:  
 






(BD  Biosciences,  Estados  Unidos  de  América)  en  fase  gel.  El  matrigel  es  una 
solución protéica  que proviene del  exudado de un  cultivo de  células  de  sarcoma 






El  tercer grupo  (biomaterial)  se  colocó de manera  idéntica a  las  anteriores, para 
ello  se  utilizó  una  espuma  de  biorubber  sintetizada  mediante  microondas,  tal  y 
como  se  ha  explicado  en  esta  última  sección.  Una  vez  obtenida  la  espuma  de 
biorubber,  de  la  forma  anteriormente  descrita,  se  procedió  al  recubrimiento 
superficial para anclar el VEGF. 
 
Para  realizar  el  recubrimiento  superficial  del  material  con  PFM  se  siguió  el 
procedimiento  descrito  en  esta  misma  sección.  Una  vez  que  la  espuma  estuvo 
modificada superficialmente con PFM se hizo reaccionar con VEGF (4 µg en 100 µl 
de  suero  salino)  durante  30 minutos  a  temperatura  ambiente  aprovechando  los 
grupos amino que posee este péptido. De esta forma el péptido quedará anclado en 
la  superficie  a  través  de  un  grupo  peptídico.  Tras  el  anclaje  del  VEGF  sobre  la 
superficie,  se  lavó  la muestra  con abundante PBS para eliminar  las moléculas no 
ancladas. 
Terminada  la  operación  de  implante  de  los  tres  sistemas,  se  procedió  a  la 
evaluación  de  los  animales.  A  todos  los  animales  se  les  realizó  un  control  con 
radiografías simples en dos proyecciones tras la primera cirugía, a las tres semanas 
de  la  primera  cirugía,  pre  y  postoperatoriamente  a  la  segunda  cirugía,  a  las  tres 
semanas de la segunda cirugía, y en el momento del sacrificio.  
  
Los  animales  se  mantuvieron  en  sus  jaulas  individuales  sin  restricción  para  el 





realizó  una  incisión  longitudinal  sobre  la  tibia  y  se  extrajo  la  tibia  intervenida 
completa,  retirando  la  placa  y  los  tornillos  y  las  partes  blandas  adyacentes.  Se 
congelaron las muestras a ‐20°C.  
  




un  tamaño  de  pixel  de  0,075mm,  con  una  resolución  de  aproximadamente 
0,125mm.  
 
El  análisis  de  imagen  se  realizó  con  el  programa  ImageJ  ver.  1.43u  (National 
Institutes  of  Health,  EE.UU.).  Se  analizaron  las  interfaces  entre  el  hueso  nuevo 
creado y el aloinjerto y los extremos de hueso proximal y distal. En cada polo del 








En  la  Tabla  2.4  se muestran  los  diferentes  factores  que  se  tienen  en  cuenta  a  la 
hora de realizar la espuma de biorubber. Se consideraron como factores limitantes 
los siguientes: temperatura, potencia de las microondas y tensioactivo utilizado. 





Temperatura  Tiempo  Vacio  Foto 
1  Jabón  3 gotas  100  2 min  NO 
 
4  Jabón  5 gotas  100  3 min  NO 
 
8  Jabón  3 gotas  100  3 min  NO 
 










































provocaba distribuciones de  las microondas diferentes  en el  interior del  reactor. 
Además,  dentro  de  la  misma  muestra  existen  diferentes  grados  de  reticulación, 
como  se  verá  más  adelante  en  el  apartado  de  la  biodegradabilidad.  Esto  fue 









que  se  obtenga,  ya  que  lo  que  se  busca  es  conseguir  una  estructura  lo  más 
homogénea  posible  y  con  una  porosidad  adecuada,  y  de  esta  forma  descartar 
aquellas  que  no  cumplen  estas  condiciones  para  luego  analizar  y  desarrollar 
aquellas que sean más convenientes para el cultivo celular.  




una  temperatura  menor  (80°C)  se  puede  ver  cómo  la  burbuja  disminuye  y  se 




microondas  que  se  aplica  es  menor  y  la  brusquedad  de  la  ebullición  del  agua 
también  lo  es,  así  se  puede  controlar  mejor  la  forma  las  burbujas.  Además  una 
temperatura menor origina una mayor viscosidad, dando lugar a  una mayor capa y 




Los  tres  primeros  son  los  tensioactivos  más  frecuentes,  a  la  hora  de  hablar  de 





El  tiempo  es  otro  factor  realmente  importante  con  el  que  se  puede  conseguir 
diferentes  grados  de  reticulación  del material  y  con  ello  diferentes  propiedades 
mecánicas del mismo. Además,  es un dato  importante para  la  biodegradación ya 
que, a mayor grado de reticulación, menor biodegradación del material, debido a la 
existencia  de  más  enlaces  éster  y,  por  consiguiente,  más  complicado  de 





con  triton  X‐114)  (Figura  2.26)  ambas  presentan  una  estructura  porosa  e 
























poliéter  siloxano  que  le  confiere  una  estructura  totalmente  diferente  a  los 
anteriores. Posee una  cadena de  siloxanos que  será  la que  se  sitúe bordeando  la 
burbuja  de  agua,  mientras  que  el  poliéter  se  situará  interaccionando  consigo 
mismo, para dar una estructura espumante  lo más unida posible, Figura 2.28. Lo 
que se consigue con  todos ellos es un aumento de  la densidad de  la superficie  lo 
que da una mayor estabilidad de la espuma, siendo el que mayor estabilidad otorga 
el tegostab, entre otras cosas porque es el que mayor densidad tiene. Además es el 
que mayor  interacción  tiene  con  la  superficie. De  esta  forma  también  se  pueden 
tener  espumas  abiertas,  algo  imprescindible  para  obtener  una  buena 
interconectividad [64]. 
 










material  ligandos  específicos  para  las  interacciones  célula‐sustrato.  Uno  de  los 
sistemas  más  utilizados  para  inmovilizar  ligandos,  consiste  en  crear  uniones 
covalentes en las cadenas laterales del polímer. 
La  polimerización mediante  plasma  (Figura  2.29),  utilizando  como monómero  el 
pentafluorfenil metacrilato (PFM), desarrollado por el laboratorio de biomateriales 








Figura  2.30:  Reacción  del  pentafluorofenil  metacrilato  con  los  grupos  amino  de  las  proteínas  y 







Varios  estudios  han  mostrado  que  las  células  madre  mesenquimales  o  líneas 
celulares osteoblásticas  se adhieren a pequeños péptidos,  los  cuales  contienen el 
motivo de unión de la fibronectina, el tripéptido RGD (argininia‐glicina‐aspartato), 
que  es  una  secuencia  de  adhesión  muy  utilizada,  donde  además  las  células 
adheridas pueden diferenciarse en un linaje osteoblástico [67, 68]. Como ejemplo, 
cabe  destacar  el  caso  del  péptido  GRGDSPK,  el  cual  es  un  inductor  de  adhesión 
[69]. 
Por  este  hecho,  nos  interesa  en  gran medida  el  recubrimiento  superficial  de  las 
superficies,  en  concreto  del  biorubber,  para  poder  realizar  posteriores  estudios 
sobre adhesión, diferenciación y proliferación en  la superficie del biorubber  [70]. 
Así,  en  este  apartado  se  hizo  una  primera  aproximación  del  recubrimiento  del 
material, para comprobar la eficacia de dicho recubrimiento. 
Se realizaron varios experimentos con el fin de ver la posibilidad de modificación 
superficial  del  biorubber.  El  primero  de  ellos  consistió  en  un  recubrimiento  con 
ácido  acrílico  mediante  plasma  frío.  Se  depositó  una  pequeña  cantidad  de  este 







acrílico  mediante  reacción  química.  De  esta  forma  se  conseguiría  cambiar  la 
hidrofilidad superficial del material y con ello  facilitar  la  interacción con puentes 
de hidrógeno entre el  agua y  la  superficie,  lo que  facilitaría el  acceso del  agua al 
interior de los poros. Por otro lado, al modificar la hidrofilicidad de la superficie, se 
consigue en este caso al aumentar la carga electronegativa, con lo que las células se 






En  la  Figura 2.31  se muestra una prueba  inicial  del  tratamiento  superficial  de  la 
espuma. En el  recipiente de  la  izquierda  (a)  se muestra un biorubber modificado 
con  ácido  acrílico  el  cual  es mucho más hidrofílico que  la  superficie de poliéster 
que tiene el polímero sin recubrir (b) y, por lo tanto, interactúa con la moléculas de 
agua  permitiendo  que  estas  entren  en  el  interior  del  poro  desalojando  el  aire 
retenido.  Por ello, en la muestra (a) el agua penetra en los poros con mucha mayor 
facilidad que  con en  el  (b),  como  consecuencia de  esto  la muestra  caerá hacia  el 








Aprovechando  el  recubrimiento  que  se  ha  realizado  del  biorubber  mediante  el 








El  sistema  que  se  siguió  fue  utilizar  agua  coloreada  con  rojo  fenol  para  poder 
divisar el recorrido del agua. En la Figura 2.33 se puede ver el recorrido en ambos 
casos. El agua fue inyectada con una jeringuilla en la parte superior de la espuma. 
Se  puede  ver  como  el  agua  no  sale  en  ningún momento  por  las  partes  laterales, 
sino que sigue un recorrido descendente. Con ello se demuestra en un primer paso, 
la  interconectividad  de  los  poros.  También  se  puede  ver  cómo  el  agua  no  se 
acumula en ninguno de los puntos.  









Por  ello  se  concluye  que  el  polímero  está  totalmente  interconectado  y  tendría 
facilidad para dejar pasar  corriente  sanguínea. Además,  el material  es  fácilmente 
modificable mediante plasma, lo cual permite abrir un amplio rango de estudio en 
cuanto a la interacción célula‐biorubber se refiere. 
Para  terminar  y  comprobar  que  el  biorubber  se  modifica,  se  ha  realizado  un 
análisis de ángulo de contacto (Figura 2.34) en el que se ve la diferencia de ángulo 
entre la superficie tratada y la sin tratar. En el caso del biorubber modificado, se ve 




no  tiene ningún  tipo de modificación, mientras que  la de  la derecha es una muestra modificada  con 
Plasma de Ar y PFM.  
 





grados  de  reticulación  diferente.  La  muestra  27  posee  un  mayor  grado  de 
reticulación que  la 36. Como resultado se ve que al  colocarlo en un buffer  salino 
durante 10 semanas, el resultado es que la degradación es muy similar, y además 
es  heterogénea dentro de  la misma muestra,  ya  que,  como  se ha  explicado  en  el 










Figura  2.35:  Gráfico  de  biodegradabilidad  vs  tiempo  de  las  muestras  27  y  36,  las  cuales  deberían 














por el análisis de  la  temperatura de  transición vitrea,  con el cual se puede ver el 
cambio de la Tg, debido a la rotura de las reticulaciones, facilitando de esta forma 
la  posterior  biodegradación.  Para  analizar  este  efecto  un  método  común  es 
mediante  un  análisis  dinamo‐mecánico,  en  el  cual  se  analizan  la  G'  y  la  G''  en 
función  de  la  temperatura.  En  los  gráficos  se  muestran  las  propiedades  del 
biomaterial utilizando las mordazas de compresión. La tg se puede medir mediante 
Tan  d.  En  el  caso  del  biorubber,  por  la  estructura  de  espuma  que  tiene,  fue 
complicado  realizar  otro  ensayo  que  no  fuese  el  de  compresión,  ya  que  las 
mordazas no ajustaban a la estructura. Para poder realizar estos ensayos había que 













muestra,  se  han  producido  roturas  en  las  reticulaciones  mediante  hidrólisis, 
permitiendo una elasticidad a menor temperatura que si no estuviera autoclavado. 
Este hecho corrobora que al estar autoclavado tiene menos reticulaciones, con  lo 
que  la  biodegradación  será  más  rápida.  Esto  abre  nuevas  posibilidades  para 














otras  es  interesante  que  el  material  permanezca  al  menos  3  meses,  como  por 
ejemplo cuando el biorubber haga las veces de soporte. 
Una vez analizas las variables mecánicas del material, se procedió al estudio de su 
interconectividad.  Para  ello,  se  realizaron  pruebas  in  vitro  con  fibroblastos  de 
ratón  embebidos  en  el  biorubber.  El  procedimiento  fue  el mismo  para  todos  los 
experimentos,  ya  que  todos  ellos  se  realizaron  en  el  mismo  tiempo  para  evitar 
diferencias en el tratamiento.  
En  la  Figura  2.38  se  puede  ver  cómo  el  biomaterial  adsorbe  con  mucha  mayor 



















A  la  hora  de  realizar  los  experimentos  in  vivo,  se  fue  un  paso  más  allá 




expresan  y  modulan  en  diferentes  poblaciones  celulares  (macrófagos,  aSC  y 
cardiomiocitos) que participan en el proceso de la inflamación. 
Las  células  madre  mesenquimales  (MSCs)  tienen  un  gran  potencial  para  la 
reparación de tejidos, especialmente  si se encuentran en el tejido dañado. Con este 
fin es de especial  interés conseguir atraer a  las zonas dañadas dichas células con 
capacidad  pluripotencial.  Los  complementos  C3a  y  C5a  son  dos  factores 






dentro  del  biorubber  para  poder  observar  la  migración  de  las  células 
mesenquimales y los linfocitos producidos por la inflamación dentro del biorubber 
poroso y así analizar  la porosidad del mismo  in vivo y  la capacidad de éste como 
inductor de la regeneración.  
El objetivo del experimento era ver la migración de linfocitos dentro del biorubber 




En  la  Figura  2.39  se  puede  ver  los  resultados  tras  las  dos  semanas  de  implante 
donde se observa cómo el control (aquel que no lleva complemento) no favorece la 
migración de células inflamatorias, mientras que aquel que si  lo  lleva,  lo favorece 
en  gran  medida,  invadiendo  el  material  dichas  células.  De  esta  forma  y,  en  un 









izquierda)  biorubber  sin  complemento,  donde  se  ve  como  las  células  están  acumuladas  en  los 
alrededores  del  biourbber  y  no  hay  invasión  del  interior.  (columna  de  la  derecha)  Detalle  del 





En  este  caso  se  tuvo  que  sacrificar  el  que  llevaba  este  último  factor  y  el  que 
contenía  el  C3a  se  tuvo que  analizar  antes de  tiempo. Por  el  contrario,  el  que  se 











caso por  los complementos C3a y C5a, para reparar  las zonas dañadas. Viendo  la 
gran cantidad de linfocitos que acuden a la zona en los biorubber, que contenían el 
C3a,  en  contraposición  con  el  blanco  que  se  utilizó,  sin  estos  factores  se  puede 
hacer  una  primera  aproximación  en  la  que  el  método  es  efectivo,  ya  que  se 
consigue  atraer,  gracias  a  dichos  factores,  a  los  linfocitos  y  las  células 
mesenquimales al lugar del daño, con el objetivo de poder regenerar zonas donde 
estuviera  limitado  el  acceso  de  estas  células,  como,  por  ejemplo,  en  el  tejido 
miocárdico.  
 




Para  concluir  con  la  evaluación  in vivo  de  la  espuma  de biorubber  se  procedió  a 
hacer un estudio para ver  la posibilidad de usar el biomaterial como implante de 
regeneración ósea. Dentro de este estudio existen tres aspectos principales que se 




función  estructural  del  material  a  la  hora  de  realizar  la  osteointegración  y  la 
biocompatibilidad del biomaterial en el sistema. 
Los defectos óseos segmentarios en huesos largos son un problema importante en 
cirugía  ortopédica.  Sean  producidos  por  un  proceso  infeccioso,  una  fractura,  un 
tumor  u  otra  causa,  su  resolución  representa  un  reto  en  muchas  ocasiones  y 
cuando  los  defectos  son  extensos  las  alternativas  terapéuticas  disponibles  son 
técnicamente exigentes, laboriosas y tediosas [78]. Algunas de las alternativas más 
populares  incluyen  el  acortamiento  de  la  extremidad,  los  trasportes  óseos  y  los 
autoinjertos óseos vascularizados. El uso de aloinjertos estructurales en este tipo 
de  defectos  es  atractivo  por  su  fácil  disponibilidad  y  sus  propiedades mecánicas 
[79,  80]  pero  plantea  importantes  limitaciones  debido  a  las  malas  propiedades 
biológicas de éstos y al entorno local en este tipo de defectos con poco potencial de 
regeneración  y  escasa  vascularización  residual  [78].  Todos  estos  factores 
disminuyen  las  posibilidades de  consolidación de  los  bordes de  los  injertos  y  de 
integración completa a largo plazo.  
  
La  búsqueda  de  materiales  y  sustancias  biológicamente  activos  que  faciliten  la 
reconstrucción  de  defectos  óseos  ha  avanzado  de  manera  revolucionaria  en  las 
últimas dos décadas [81]. La alternativa clásica ha sido el uso de injerto esponjoso 
autólogo,  pero  esta  opción  se  ha  visto  complementada  con  la  disponibilidad  de 
sustancias  y materiales  artificiales,  que  tienen potencial  osteoconductor  [82],  así 
como  de  agentes  osteoinductores  como  la  proteína  morfogenética  humana 
recombinante [83].  
  
El  factor de  crecimiento  vascular  endotelial  (VEGF,  del  inglés  vascular  endotelial 
growth  factor)  es  una  proteína  homodimérica  que  se  comporta  in vivo  e  in vitro 
como un mitógeno potente y selectivo para las células endoteliales y presenta un 
poderoso  efecto  angiogénico  [84].  Se  ha  utilizado  de  manera  experimental  con 






Por  ello,  resulta  de  interés  el  realizar  una  estructura  porosa  con  actividad 
superficial  para  la  migración  celular  a  lo  largo  de  todo  el  hueso,  provocando  la 
señalización de  la osteinducción celular. Si  se consigue  la vascularización  interna 
del  material,  como  ya  se  ha  conseguido  en  los  experimentos  realizados  en 
versiones  anteriores  del  biorubber,  la  osteointegración  será  mucho  mayor.  Para 
analizar  los  resultados  se  realizaron,  tras  las  12  semanas  de  experimento,  unas 
micrografías  por  MicroCT  (Figura  2.41),  en  las  cuales  se  pudo  ver  como  el 
biorubber desapareció por completo en todos los experimentos. De aquí se deduce 
que  este  nuevo  biorubber  tiene  una  mayor  biodegradación  enzimática  que  los 
anteriormente  descritos,  debido,  entre  otros  factores  al  menor  grado  de 
reticulación,  ya  que  la  temperatura  de  síntesis  fue  de  80°C,  lo  que  permite  un 
mayor  control  en el  entrecruzado del material,  además de  la mayor porososidad 
del andamio, lo que permite una mayor interacción biológica entre la superficie y 
los factores de biodegradación. Es de destacar la inflamación que se produjo en las 







b) biorubber  con VEFG donde  no  se  observa  ninguna  formación  de  callo  en  el  interior  del  hueso.  c) 
biorubber con VEGF donde se aprecia una formación de hueso en la parte inferior. D) matrigel+VEFG, la 
muestra  inicio  la  formación  pero  no  unió  ninguna  de  las  dos  partes  del  hueso.  e)  muestra  control 
compueseta solo por matrigel, donde se observa la formación del hueso y la unión por las dos partes. 
Si  comparamos  los  controles  (matrigel),  el  compuesto  matrigel+VEGF  y  el 
biorubber  bioactivo  con  VEGF  (Figura  2.41),  el  primero  de  ellos  es  el  que  más 
actividad biológica tiene provocando la formación de un callo mucho mayor y con 
una  fusión  entre  partes  mucho  mayor  en  4  de  los  6  conejos  operados.    En  el 




(Figura 2.41c) con  la consiguiente unión débil  con  la parte  inferior del hueso, en 
una de las muestras obtenidas. El hecho de que solo una de las muestras se anclase 
pudo  ser  debido  a  varios  factores.  En  primer  lugar  el  tiempo  de  reacción  y  la 
temperatura a  la que se produjo  la unión entre el VEGF y el PFM, pudo no ser  la 
correcta, pero se prefirió realizar el experimento a temperatura ambiente durante 
30 minutos, para no provocar la desnaturalización de la proteína y no tener a los 














Tras  los  estudios  realizados  podemos  llegar  a  conclusiones  de  tres  aspectos 
fundamentales. El primero de ellos es que se ha conseguido obtener una espuma 






extraños en el  análisis. No obstante, un dato  importante es el  efecto que  tiene el 




para degradar  las muestras. Un aspecto  importante que queda por  analizar para 
próximos  trabajos,  es  el  efecto  que  tiene  el  autoclavado  en  la  propiedades 
mecánicas.  
Un  tercer  aspecto  a  tener  en  cuenta  es  la modificación  superficial  del material  y 
como consecuencia de ello  la biocompatibilidad del mismo. Gracias  a  la  facilidad 
que  presenta  el  plasma  se  ha  podido  modificar  la  superficie  del  biorubber, 
obteniendo diferentes grados de hidrofilicidad del mismo , algo con lo que se podrá 
jugar para obtener una adherencia óptima de las células al biorubber. Este último 
aspecto  es  de  gran  importancia,  ya  que  es  posible  modificar  la  superficie  con 











para otras  aplicaciones entre  las que  se  encuentra una aplicación  clínica de muy 












Figura 2.42:  :  Imágenes  de microscopia  electrónica  de  barrido del Biorubber  producido mediante  la 

























dos  formas  de  fabricación.  En  ambas  el  concepto  es  el  mismo,  realizar  una 
estructura ordenada que servirá como molde para la fabricación del biorubber. El 
problema  residía  en  los materiales  empleados  para  realizar  estas  estructuras.  El 
biorubber  en  sí,  como ya  se ha  explicado en anteriores  capítulos,  una vez que  se 
sintetiza el prepolímero se obtiene de forma fluida, por lo que puede ser vertido en 
una malla que  le confiera  la  forma interna. Esta estructura ha de ser extraíble de 
alguna  forma.  Se  plantearon  dos  materiales  para  configurar  la  estructura.  En 
primer lugar parafina, la cual se podría utilizar para configurar la malla mediante 
la  técnica  de  cera  perdida.  Por  otro  lado  se  pensó  en  poliestireno,  el  cual  es  un 
material  termoplástico,  lo que permite obtener  formas determinadas mediante  la 
aplicación de calor, que fluirá y se podrá moldear. Otra variante de este último fue 
la  utilización de  algún disolvente,  que permitirá  el  hinchamiento del material,  lo 
que le daría la posibilidad de ser inyectable, dado que este disolvente se sitúa entre 
las  cadenas  poliméricas  permitiendo  que  el  material  fluya.  Una  vez  que  la 

















haga  de  soporte  de  la  otra.  Una  vez  ha  concluido  el  proceso,  se  introduce  en  el 
horno a una temperatura de unos 60°C para eliminar la cera soporte, consiguiendo 
la estructura final (Figura 2.45).  La técnica consiste en dos inyectores de cera que 
van  realizando  diferentes  pasadas  construyendo  la  estructura  plano  por  plano. 
Primero hace una pasada dibujando con las dos ceras, la de menor punto de fusión 






Para  la  estructura  objeto  de  estudio  se  diseñaron  dos  tipos  de  estructuras 
diferentes  por  ordenador.  La  primera  de  ellas  consistía  en  esferas  unidas  por 




























fusión entre todas  las partículas y, a su vez,  lograr una  fluidez en el polímero sin 
llegar  a  estar  disuelto.  Esta mezcla  se  introdujo  en una  jeringuilla,  con  la  que  se 
realizo  la  estructura,  como  se  indica  en  la  Figura  2.47.  Una  vez  concluido  el 
proceso, la muestra se dejó secar lentamente para que la acetona se liberase y así 
se endureciese el polímero. Una vez concluido el proceso se añadió el polímero en 









Tras  realizar  las  estructuras  de  cera  (Figura  2.48),  se  procedió  a  realizar  la 





curarlo.  El  problema  surgió  cuando  se  vertió  el  biorubber  curado  sobre  la 
estructura de  cera,  ya que esta  se disolvió  con el polímero. En un principio,  si  la 

















con  materiales  que  no  podrían  ser  extraídos  con  facilidad.  La  mayoría  de 








(Figura  2.49),  en  la  cual  se  puede  ver  la  estructura  interna  del  material  y  la 
interconexión  entre  los  diferentes  poros.  Es  importante  ver  el  tamaño  que  tiene 













pero al  igual que con el resto fue difícil obtener células en el  interior, debido a  la 
escasa capacidad de adhesión del biorubber. Se introdujeron fibroblastos de ratón 
procedentes de diafragma y peritoneo, los cuales tienen una gran adhesión a todo 
tipo  de  superficies.  Al  realizar  los  cortes  de  histología  sólo  se  pudo  observar  el 













oportunas,  como  el  plasma.  De  esta  forma  podrán  introducirse  una  serie  de 
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